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Riassunto 
La presente tesi ha riguardato lo sviluppo di inserti oftalmici liofilizzati per la 
somministrazione di antimicrobici peptidici da applicare nell’area precorneale. 
Gli obiettivi perseguiti sono stati, da un lato, la stabilità del principio attivo e 
dei componenti presenti nella forma farmaceutica scegliendo la tecnica della 
liofilizzazione per la preparazione delle matrici solide e, dall’altro, il 
prolungamento del tempo di permanenza della formulazione nel sito di 
applicazione per garantire una maggiore biodisponibilità del farmaco.  
Per la preparazione degli inserti sono stati selezionati tre polimeri noti per le 
loro proprietà mucoadesive: idrossipropilmetilcellulosa (HPMC), 
carbossimetilcellulosa (CMC) e acido ialuronico (HA).  Le dispersioni dei 
polimeri in esame, addizionate del 3% di mannitolo, utilizzato come agente 
crioprotettore, venivano sottoposte a liofilizzazione producendo le seguenti 
matrici solide: una contenente solo HPMC (HPMCfd), una HPMC e CMC 
(HPMC/CMCfd) in rapporto  1:1 ed una HPMC e HA in rapporto 9:1 
(HPMC/HAfd). 
La prima fase del lavoro ha riguardato la verifica di possibili alterazioni dei 
componenti della formulazione durante il processo di liofilizzazione. Le 
dispersioni polimeriche di partenza (disp= dispersione) e gli inserti liofilizzati 
(fd = freeze dried) successivamente ricostituiti sono stati sottoposti ad analisi 
reologica, a misure di  viscosità, pH e osmolalità. Nessun cambiamento 
significativo è stato osservato in termini di comportamento reologico, di valori 
di viscosità, pH ed osmolalità. Inoltre,  le matrici liofilizzate (HPMCfd, 
HPMC/CMCfd e HPMC/HAfd) sono state sottoposte a: a) analisi di 
calorimetria a scansione differenziale (DSC), b) misurazioni dei tempi di 
idratazione in due step (idratazione iniziale e dispersione omogenea) sia in 
acqua che in fluido lacrimale artificiale c) misure di mucoadesione sulle 
matrici ricostituite con diversi volumi di acqua (30, 100, 150, 200 microlitri) 
per studiare l’influenza del ricambio del fluido lacrimale sull’interazione forma 
farmaceutica/muco oculare. 
L’analisi al DSC, effettuata sui singoli componenti, sui componenti in miscela 
fisica (mf, negli stessi rapporti del liofilizzato) e sulle matrici liofilizzate mostra 
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che esiste un’interazione tra HPMC e mannitolo sia nella miscela fisica che 
nelle matrici liofilizzate, dimostrata dalla modifica del picco di fusione del 
mannitolo e dalla comparsa di un picco di transizione a circa 210°C. Il 
processo di liofilizzazione sembra modificare ulteriormente lo stato amorfo 
tipico del polimero HPMC. La sostituzione di parte dell’HPMC, sia con CMC 
che con HA, determina, sia per le miscele fisiche che per i liofilizzati, un 
comportamento analogo con perdita della cristallinità del mannitolo, 
variazione dello stato amorfo dei polimeri in maniera più marcata quando 
sottoposti a processo di liofilizzazione.  
I tempi di idratazione delle matrici allo studio non variavano in relazione al 
tipo di solvente usato (acqua o fluido lacrimale artificiale): le matrici HPMCfd e 
HPMC/HAfd avevano tempi di idratazione iniziale (12 e 14 min, 
rispettivamente) e ridispersione omogenea (>60min) più lunghi rispetto alla 
matrice HPMC/CMCfd (6 e 40 min, rispettivamente).  
I risultati ottenuti con il test di mucoadesione hanno messo in evidenza che le 
matrici HPMCfd, HPMC/CMCfd e HPMC/HAfd, reidratate con 30 µL di acqua, 
per simulare le condizioni dell’area precorneale, presentavano un lavoro di 
adesione elevato con tendenza ad aumento della mucoadesione passando 
dalla matrice contenente solo HPMC a quella contenente anche HA. Per 
studiare l’influenza del ricambio del fluido lacrimale sull’interazione forma 
farmaceutica/muco oculare, le misure sono state condotte ricostituendo le 
matrici con diversi volumi di acqua (100, 150, 200 microlitri). All’aumentare 
della diluizione si riscontrava una diminuzione nel lavoro di adesione fino ad 
un limite rappresentato dai 150 microlitri oltre il quale il valore si manteneva 
costante, non essendoci più interazione mucina/polimero. La matrice HPMCfd 
mantiene le proprietà mucoadesive anche dopo diluizione della formulazione 
con 100 µL di acqua rispetto alle altre due matrici. Questa caratteristica 
lascia presupporre che, dopo applicazione in vivo, la formulazione rimanga 
più a lungo nell’area precorneale in quanto meno sensibile ai fenomeni di 
lacrimazione indotta e/o turnover lacrimale 
Per valutare l’influenza del veicolo sul rilascio del principio attivo, sono stati 
preparati inserti medicati addizionando vancomicina (VA), un antibiotico 
glicopeptidico, scelto come farmaco-modello. La VA è stata usata come 
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modello visto che sia per peso molecolare che per natura chimica si avvicina 
molto al peptide di sintesi, target di questo studio sperimentale. 
Le tre matrici polimeriche sono state quindi addizionate di 0.3% di 
vancomicina (VA) (HPMCfd-VA, HPMC/CMCfd-VA e HPMC/HAfd-VA).  Gli 
inserti medicati sono stati sottoposti a test di rilascio in vitro mediante celle di 
diffusione verticali utilizzando come confronto la soluzione acquosa di 
farmaco (contenente la medesima quantità di mannitolo degli inserti, ma 
senza l'aggiunta dei polimeri). La quantità di farmaco rilasciata dalle matrici è 
stata monitorata per 5 ore  e determinata mediante analisi HPLC. Tutte e tre 
le matrici presentavano lo stesso profilo di rilascio: lineare fino a tre ore con 
una velocità di circa 4 µg /ora fino al 50% di VA rilasciata. La soluzione 
acquosa usata come riferimento rilasciava più velocemente il farmaco 
raggiungendo in 2.5 ore la stessa percentuale di farmaco rilasciato in 5 ore 
dalle matrici (tra il 58% e il 62% ).   
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1 Anatomia e fisiologia dell’occhio 
L’occhio è l’organo principale dell’apparato visivo, di forma pressoché sferica, 
situato all’interno della cavità orbitale, dove occupa approssimativamente un 
terzo del volume ed è composto principalmente da vasi sanguigni, 
muscolatura e tessuto adiposo. I costituenti principali dell’organo visivo sono: 
 il bulbo oculare, organo pari e simmetrico situato all’ interno della 
cavità orbitale, deputato alla ricezione degli stimoli luminosi; 
 le vie ottiche, ossia un insieme di fibre nervose che si dipartono dal 
bulbo oculare per raggiungere la corteccia cerebrale; 
 gli annessi oculari, composti da strutture accessorie di varia natura e 
funzione, situate intorno al bulbo oculare.  
 
1.1 Il bulbo oculare 
Il bulbo oculare (Fig.1), contenuto per cinque sesti all’ interno delle cavità 
orbitaria formata da tessuto osseo, è un organo sferoidale leggermente 
appiattito in senso verticale, la cui parete è formata da tre tonache 
concentriche: 
 tonaca esterna o fibrosa, che protegge le strutture più interne e si 
differenzia in sclera posteriormente ed in cornea anteriormente; 
 tonaca intermedia o vascolare, che prende il nome di uvea, 
rappresentata posteriormente dalla coroide, medialmente dal corpo 
ciliare ed anteriormente dall’iride; 
 tonaca interna o nervosa, formata interamente dalla retina. 
Il globo oculare non è una sfera solida, ma contiene una grande cavità divisa 
in due parti: 
 la cavità anteriore, costituita a sua volta da camera anteriore e camera 
posteriore, si trova davanti alla lente. La camera posteriore è delimitata 
dall’ iride e dal cristallino, mentre la camera anteriore è delimitata dall’ 
iride e dalla cornea. L’ umore acqueo, liquido trasparente ed acquoso, 
riempie entrambe le camere. Non è ancora noto il meccanismo 
secondo il quale si forma l’ umore acqueo: esso deriva principalmente 
dal sangue che circola nei capillari dei corpi ciliari. Inoltre è probabile 
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che i capillari secernano attivamente l’ umore acqueo all’interno della 
camera posteriore, ma anche un passaggio per filtrazione passiva dal 
sangue papillare può contribuire alla sua formazione; 
 la cavità posteriore, è molto più grande di quella anteriore, poiché essa 
occupa tutto lo spazio che si trova dietro alla lente; contiene il corpo 
vitreo, una sostanza che ha consistenza gelatinosa. 
 
 
 
Figura 1. Anatomia dell’occhio. 
 
 
 
1.1.1 La cornea 
La cornea è una membrana trasparente priva di vasi ma ricchissima di fibre 
nervose; ha un’area di superficie di circa 1.3 cm² ed aspetto di calotta sferica 
con raggio di curvatura inferiore a quello della sclera, perciò è sporgente 
rispetto alla circonferenza oculare. La cornea è composta dall’esterno verso l’ 
interno da 5 strati, che sono: 
 epitelio pavimentoso, normalmente a contatto con l’ aria, in condizioni 
di chiusura delle palpebre viene a trovarsi a contatto con la congiuntiva 
palpebrale con solo l’ interposizione del film lacrimale. E’ costituito da 
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cinque a otto piani di cellule, ricche di tonofibrille ed unite da 
desmosoni; 
 membrana di Bowman o lamina elastica anteriore, consiste in una 
ricca rete di fibre di collagene, immersa in una matrice amorfa 
cementante; 
 stroma o sostanza propria, è lo strato fondamentale e prevalente per 
spessore della cornea ed è formato da circa cinquanta lamelle, 
sovrapposte in diversi piani, di sostanza amorfa glicoproteica, 
all’interno della quale si trovano fasci di fibre di collagene posti 
ortogonalmente tra loro, in modo da annullare la diffrazione della luce 
causata dai singoli piani. Negli spazi tra le lamelle si trovano le cellule 
corneali o cheratociti, di natura connettivale e di forma appiattita, 
provviste di prolungamenti lamellari. 
 membrana di Descemet o lamina elastica posteriore, è prodotta dalle 
cellule dell’ endotelio corneale sottostante; il suo spessore è in 
relazione alla specie e all’età. 
 endotelio corneale, è costituito da un singolo strato di cellule appiattite 
di forma poligonale, che delimita anteriormente la camera anteriore.  
La cornea contiene circa il 78% d’ acqua, insieme al collageno (12-15%) e 
proteoglicani (1-3%), quali maggiori elementi strutturali. Altri componenti 
sono le proteine solubili, le glicoproteine ed i lipidi. Nella cornea sono anche 
presenti soluti a basso peso molecolare ed elettroliti, quali Na⁺ e Cl⁻, il cui 
trasporto gioca un ruolo fondamentale nel controllo dell’idratazione. Essendo 
la cornea un tessuto non vascolarizzato, i composti necessari per mantenerla 
vitale, quali ossigeno e glucosio, sono forniti rispettivamente dal film 
lacrimale e dall’umore acqueo (Maurice et al., 1984). 
 
1.1.2 La sclera 
La sclera è una membrana compatta di colore biancastro dotata di marcata 
consistenza ed elasticità; confina anteriormente con la cornea e 
posteriormente con il nervo ottico. In realtà il colore della sclera cambia col 
trascorrere degli anni, infatti risulta leggermente azzurra in età infantile, 
biancastra nell’adulto ed infine tendente al giallo in età senile. 
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Essa ha compito di contenimento, di mantenere la pressione intraoculare, di 
agire come strato protettivo e come supporto per i muscoli extraoculari. 
 
1.1.3 L’uvea 
L’uvea è uno strato riccamente vascolarizzato che giace tra la sclera e la 
retina, con funzione nutritizia grazie alla presenza dell’arteria oftalmica; si 
struttura nel modo seguente: 
 iride, in continuazione con il corpo ciliare, è la parte colorata 
dell’occhio costituita da fibre muscolari lisce circolari e radiali disposte 
a formare una specie di anello con un orifizio centrale denominato 
pupilla. Rappresenta il sistema capace di regolare l’intensità luminosa 
e la profondità di campo; 
 corpo ciliare, contiene il muscolo dell’accomodazione ed è collegato al 
cristallino; 
 coroide, membrana connettivale di colore bruno per la presenza di 
cromatofori e di numerosi vasi sanguigni, riveste internamente la 
sclera e si interrompe solo a livello del forame ottico, dal quale si 
assottiglia progressivamente fino a raggiungere l’ora serrata, il confine 
con il corpo ciliare. 
 
1.1.4 La retina 
La retina è la più interna delle membrane dell’occhio ed è incompleta, in 
quanto non è presente nella parte anteriore. E’ una membrana molto sottile 
trasparente in condizioni normali. Nel complesso, essa è composta da due 
strati: 
 lo strato esterno, formato da uno strato di cellule pigmentate e 
separato dalla coroide per mezzo della membrana di Bruch; 
 lo strato interno, a struttura molto complessa, formato principalmente 
da catene di neuroni a conduzione centripeta, dove si trovano 
dall’esterno all’interno: i neuroni fotorecettori, i neuroni bipolari e i 
neuroni ganglionari. 
L’apporto di sangue alla retina viene svolto dai capillari coroidali e dall’arteria 
retinale centrale, una diramazione dell’arteria oftalmica. 
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1.1.5 Il corpo vitreo 
Il corpo vitreo, di massa gelatinosa, si trova all’interno della cavità posteriore 
dell’occhio. Questo materiale semisolido ha la funzione di conservare una 
pressione intraoculare sufficiente a prevenire il collasso del globo oculare. 
Oltre ad avere funzione di sostegno, ha anche funzione diottrica. 
  Umore acqueo e umore vitreo, cornea e cristallino, hanno lo scopo di 
regolare il decorso dei raggi luminosi che penetrano nel bulbo e raggiungono 
la retina (Soman et al., 2003). Il basso contenuto molecolare e cellulare è 
essenziale per mantenere la trasparenza. Il corpo vitreo non contiene vasi 
sanguigni e il suo nutrimento deriva dalle strutture che lo circondano, come la 
coroide, i corpi ciliari e la retina. Tra le funzioni del vitreo, è possibile 
individuare: assorbimento degli shock, sostegno della forma dell’occhio e 
della superficie posteriore delle lenti, permettere la circolazione di metaboliti 
e nutrienti. 
 
1.1.6 Il cristallino 
Il cristallino è una struttura trasparente dalla consistenza elastica e solida, e 
dalla forma biconvessa, situata tra l’iride e il corpo vitreo. Tale organo di 
natura epiteliale è privo di vasi sanguigni e di nervi, in quanto coinvolto nel 
meccanismo dell’accomodazione; ed è racchiuso in una capsula connessa 
con il corpo ciliare tramite il legamento sospensore; con l’età il cristallino 
perde alcune delle sue caratteristiche biofisiche quali elasticità e trasparenza, 
risultando perciò diminuito il potere accomodativo. 
 
 
1.2 Le vie ottiche 
Le fibre nervose provenienti dalla retina, ad un certo livello si raccolgono in 
fasci per costituire il nervo ottico, fondamentale per la trasmissione delle 
informazioni visive dalla retina al cervello. Il nervo non è rettilineo, ma forma 
un’incurvatura ad S che consente all’occhio di svolgere i propri movimenti di 
rotazione senza l’inconveniente dello stiramento del nervo. 
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1.3 Gli annessi oculari 
Gli annessi oculari sono strutture accessorie disposte intorno all’occhio e 
comprendono le palpebre, la congiuntiva e l’apparato lacrimale. 
  Le palpebre sono formazioni muscolari cutanee che consentono di 
occludere, in stato di contrazione, la parte anteriore del bulbo; esse 
costituiscono un elemento protettivo per il bulbo oculare e la cornea in 
particolare, anche grazie alla presenza delle ciglia al loro margine. 
  La congiuntiva rappresenta una mucosa che riveste la porzione anteriore 
della sclera (congiuntiva bulbare) e, continuando posteriormente e 
ripiegandosi in avanti (fornice congiuntivale), riveste anche la superficie 
interna delle palpebre (congiuntiva palpebrale). 
  L’apparato lacrimale è costituito dalle ghiandole lacrimali e dalle vie 
lacrimali. Le ghiandole lacrimali sono situate nell’angolo superiore delle 
rispettive orbite. Esse hanno la funzione di secernere ininterrottamente il film 
lacrimale.  
  Il film lacrimale (Fig. 2) è una pellicola trasparente e sottile (35-45 micron) 
che bagna continuamente l’epitelio corneale e la congiuntiva. Le sue 
principali funzioni sono quelle di mantenere una superficie regolare per 
permettere la rifrazione della luce, di lubrificare le palpebre, la congiuntiva e 
la cornea, di trasportare nutrienti e globuli bianchi alla cornea ed alla 
congiuntiva, di rimuovere materiali estranei e di difendere la superficie 
oculare dai patogeni attraverso sostanze antibatteriche in esso contenute. 
  Il film lacrimale è costituito da tre strati: uno lipidico più superficiale, uno 
acquoso  ed uno più profondo contenente la mucina immobilizzata sul 
glicocalice che ricopre l’epitelio corneale e congiuntivale (Prosperi-Porta et 
al., 2016). 
  Lo strato lipidico, detto anche strato meibomiano perché prodotto dalle 
ghiandole di Meibomio (ghiandole sebacee localizzate nella parte tarsale 
della palpebra), permette di ridurre l’evaporazione delle lacrime e previene la 
contaminazione batterica. Il secreto meibomiano è costituito da lipidi sia 
polari (principalmente fosfolipidi) sia non polari (esteri sterolici apolari e cere).  
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Lo strato acquoso permette di proteggere e lubrificare la superficie oculare 
oltre che a lavare materiali estranei.  E’ costituito per il 98.2% da acqua e per 
l’1.8% da solidi, nello specifico lattoferrina, lisozimi, immunoglobuline IgA, 
IgG e IgM, albumina, transferrina, ceruloplasmina, glicoproteine e mucina 
solubile; sono presenti inoltre sostanze come sali inorganici, glucosio, 
ossigeno e proteine che portano nutrimento alla cornea. 
  Il muco oculare, cioè lo strato più profondo, è costituito da mucina, 
immunoglobuline, urea, sali, glucosio, leucociti, detriti cellulari ed enzimi. La 
sua funzione è quella di lubrificare e proteggere la cornea, ancorare lo strato 
acquoso all’epitelio corneale oltre che prevenire l’essiccamento e la 
contaminazione batterica. Non risulta strettamente adeso all’epitelio ma 
immobilizzato sul glicocalice che gli permette il movimento intorno alla 
cornea (Davidson e Kuonen, 2004). 
  La mucina è una glicoproteina caratterizzata da un’abbondante presenza di 
residui aminoacidici di serina e treonina che facilitano le O-glicosilazioni, che 
sono pertanto molto numerose. L’elevato contenuto di carboidrati, 
principalmente galattosio, N-acetilgalattosamina, N-acetilglucosamina, e 
acido sialico, contribuisce alle proprietà chimico-fisiche della mucina 
necessarie per il ruolo protettivo (Guzman-Arangues e Argueso, 2010). 
  La mucina può essere o associata alla superficie oculare (o associata alla 
membrana) o secreta; entrambe contribuiscono al carattere idrofilo della 
mucina il quale facilita la distribuzione dello strato acquoso sulla superficie 
oculare dato che l’epitelio corneale ha carattere idrofobico.  
  La mucina associata alla superficie oculare è una proteina transmembrana 
caratterizzata da corte porzioni citoplasmatiche e da un’estesa porzione 
extracellulare glicosilata che contribuisce alla formazione del glicocalice, al 
mantenimento dell’integrità epiteliale ed alla protezione da danni abrasivi.  
  La mucina secreta si distingue a sua volta in formante-gel e solubile: la 
mucina formante-gel è caratterizzata da un elevato numero di residui di 
cisteina che permettono la polimerizzazione delle molecole di mucina 
attraverso la formazione di legami disolfuro. È prodotta dalle cellule 
caliciformi mucipare (globet cells) ed ha la capacità di intrappolare allergeni, 
detriti e patogeni facilitandone quindi l’allontanamento dalla superficie 
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oculare. Inoltre grazie alla capacità di trattenere l’acqua forma un gel idratato 
che contribuisce alla lubrificazione dell’epitelio corneale. 
  La mucina solubile è la più piccola tra quelle conosciute perché essendo 
povera in cisteina non forma legami disolfuro e si ritrova quindi come 
monomero (Mantelli e Argueso, 2008). 
  Le lacrime sono continuamente prodotte, eliminate e rinnovate; si riversano 
nel sacco congiuntivale e si raccolgono presso l’angolo mediale dell’occhio, 
dove, penetrando nei condotti lacrimali e nel dotto naso-lacrimale, sboccano 
nel meato nasale inferiore.  
 
 
 
 
Figura 2. Film lacrimale 
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2 La terapia oftalmica 
Un’efficace terapia oftalmica prevede il rilascio ed il mantenimento di 
un’adeguata quantità di farmaco al suo sito d’azione, ma la struttura 
anatomica ed i processi fisiologici dell’occhio svolgono un’efficiente funzione 
di difesa nei confronti di qualsiasi sostanza estranea all’occhio stesso. Il 
trattamento di molte patologie oculari è quindi ostacolato dalla difficoltà di 
penetrazione dei farmaci somministrati sia per via sistemica che per via 
topica (Fig. 3) nelle strutture interne dell’occhio. Entrambi gli approcci infatti 
comportano l’instaurarsi di fenomeni fisiologici e fisici che non permettono il 
raggiungimento di concentrazioni terapeutiche di farmaco al sito di azione. 
 
 
2.1 La somministrazione topica 
La cura delle patologie oculari viene effettuata principalmente e di scelta per 
istillazione/applicazione dei medicinali nell’area precorneale, quindi 
sfruttando la via di somministrazione topica. L’attività dei farmaci attraverso 
questa via dipende dalla capacità di passare attraverso la cornea in quantità 
sufficiente a dare l’effetto terapeutico.  
  La natura anatomica e fisiologica dell’occhio riduce notevolmente la 
biodisponibilità oculare dei farmaci somministrati per via topica: solo l’1% 
della dose istillata raggiunge i tessuti del segmento anteriore dell’occhio a 
causa dell’eliminazione per drenaggio e per ammiccamento, turnover 
lacrimale, diluizione da lacrimazione indotta, scarsa permeabilità corneale e 
sclerale a sostanze estranee, binding con le proteine lacrimali, assorbimento 
congiuntivale e sclerale, evaporazione lacrimale e metabolismo.  
  Nell’uomo, il fluido lacrimale ha un volume di 7 μL e la capacità massima 
del sacco congiuntivale è di circa 30 μL. Poiché una goccia di soluzione 
istillata ha un volume di 50 μL, al momento dell’applicazione vengono 
eliminati subito circa 20 μL che fuoriescono a livello del fornice congiuntivale 
oppure attraverso il sistema di drenaggio naso-lacrimale, dove, in parte, il 
farmaco subisce assorbimento sistemico.  
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Un altro fattore che contribuisce all’allontanamento del farmaco dall’area 
precorneale è il turnover lacrimale. Nell’uomo esiste una certa variabilità 
individuale nella velocità di formazione del fluido lacrimale che può 
influenzare l’assorbimento corneale dei farmaci. Inoltre nei soggetti anziani, il 
flusso lacrimale è ridotto e questo può comportare un aumento 
dell’assorbimento corneale.  
  La lacrimazione indotta, che consiste nell’aumento del flusso lacrimale, è un 
fenomeno spesso causato da uno stimolo irritativo e può portare ad una 
diminuzione della concentrazione del farmaco disponibile per l’assorbimento. 
Uno stimolo irritativo può essere costituito, per esempio, dal pH delle 
soluzioni che spesso, per ragioni di stabilità dei farmaci, si allontana dal 
valore fisiologico.  
  Il legame del farmaco con le proteine del fluido lacrimale può ulteriormente 
ridurre la quantità del principio attivo libero disponibile per l’assorbimento. E’ 
stato infatti osservato che le molecole di farmaco legate alle proteine presenti 
nel fluido lacrimale (binding) non permeano la cornea. Questo fenomeno non 
ha comunque una grande rilevanza, in quanto il normale contenuto proteico 
(albumina, globuline, lisozima) delle lacrime è piuttosto basso (circa 0,7 %, di 
cui lo 0,4% di albumina). Inoltre, con l’istillazione di soluzioni, la 
concentrazione proteica viene ulteriormente ridotta ed il drenaggio naso-
lacrimale elimina una parte del farmaco, sia libero che legato con le proteine. 
D’altra parte bisogna tenere conto che il turnover lacrimale è una fonte 
continua di proteine fresche, che possono legarsi con il farmaco e renderlo 
meno disponibile. 
  Qualora il farmaco non subisca legame con le proteine, è potenzialmente 
soggetto ad una degradazione enzimatica all’interno del film lacrimale da 
parte di enzimi in esso contenuti. Quindi la presenza di enzimi capaci di 
metabolizzare i farmaci ed i fenomeni di evaporazione nell’area precorneale 
possono influenzare l’assorbimento transcorneale e di conseguenza la 
disponibilità e l’attività biologica dei farmaci. 
  Un altro fenomeno che contribuisce alla perdita di farmaco é il cosiddetto 
“assorbimento non produttivo”, cioè l’assorbimento sistemico del farmaco da 
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parte della congiuntiva palpebrale e sclerale (Patton, 1978; Pitelka et al., 
1973). 
  La biodisponibilità a livello oculare dipende inoltre dal tempo di contatto 
della formulazione nell’area precorneale. 
  In definitiva l’assorbimento e la disponibilità oculare dei farmaci dipendono 
in misura significativa dalle dinamiche del fluido lacrimale. 
  La formulazione dei farmaci oftalmici deve perciò tener conto non solo della 
stabilità e della compatibilità del farmaco, ma anche dell’influenza della 
formulazione stessa sulle dinamiche del fluido precorneale. 
  Il meccanismo di permeazione utilizzato dai farmaci per raggiungere le 
strutture interne dell’occhio è la diffusione passiva governata dalla prima 
legge di Fick: 
 
Dove J è il flusso attraverso una membrana; D è il coefficiente di diffusione 
che dipende dalle proprietà fisico-chimiche e dalle dimensioni del farmaco; 
dC/dx è il gradiente di concentrazione cioè il rapporto tra la differenza di 
concentrazione ai due lati della barriera e il suo spessore. Un altro parametro 
che influenza il flusso del farmaco attraverso i tessuti è il coefficiente di 
ripartizione K che indica l’affinità del farmaco per i compartimenti idrofilici e 
lipofilici. 
  La via principale attraverso la quale i farmaci raggiungono le strutture più 
interne dell’occhio è il passaggio attraverso la cornea, sebbene questa 
costituisca soltanto 1/6 della superficie totale dell’occhio. I farmaci possono 
attraversare la cornea tramite due vie: la via paracellulare e la via 
transcellulare. 
  La permeazione corneale attraverso la via paracellulare comporta il 
passaggio attraverso gli spazi acquosi intercellulari e le giunzioni strette 
(tight-junctions). 
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Le giunzioni strette impediscono il passaggio dei fluidi tra le cellule andando 
a formare attorno al perimetro cellulare una cintura continua, svolgono una 
funzione sigillante, uniscono le due cellule adiacenti senza lasciare interstizi, 
in modo che le molecole idrosolubili non filtrino facilmente tra una cellula e 
l’altra. Questo nello strato superficiale dell’epitelio corneale. Gli spazi 
intercellulari fra le membrane delle cellule sottostanti sono invece piuttosto 
ampi, cosicché anche molecole con peso di 40 kDa, iniettate in camera 
anteriore, possono diffondere anteriormente sino a raggiungere gli ultimi due 
o tre strati di cellule. 
  La permeabilità delle giunzioni strette dipende da: 
 grado di evoluzione degli epiteli (Pitelka et al., 1973); 
 condizione di osmolarità e forza ionica dell’ambiente in cui si trova il 
tessuto (Humbert et al., 1976); 
 presenza di farmaci, di vitamine e di ormoni; 
 risposte alle richieste fisiologiche. 
  La via paracellulare è la via principale di permeazione passiva di piccoli ioni, 
tuttavia, dato che l’area totale superficiale della cornea in contatto con il 
fluido lacrimale attribuibile alla via paracellulare è piuttosto piccola, la 
maggior parte dei farmaci utilizzano la via transcellulare. 
  La permeazione attraverso la via transcellulare può avvenire in seguito 
alla ripartizione nei diversi tessuti o alla diffusione nei pori. Solo raramente il 
passaggio transcorneale avviene mediante carriers o per endocitosi. 
  La cornea rappresenta un’importante barriera al passaggio dei farmaci 
regolata dalle differenti affinità chimico-fisiche del farmaco: la lipofilicità, 
definita dal coefficiente di ripartizione n-ottanolo/acqua; il pKa, che stabilisce 
in quale proporzione il farmaco è presente in forma dissociata e indissociata 
per uno specifico valore di pH, le dimensioni molecolari e le interazioni con la 
cornea. L’epitelio ha una funzione di deposito per molecole lipofile che 
permeano indipendentemente dalle loro dimensioni molecolari. Invece il 
passaggio transcorneale di composti a prevalente carattere idrofilo (polare) è 
molto scarso, a meno che non sia compromessa la struttura dello strato 
barriera, come nel caso in cui siano stati utilizzati tensioattivi cationici. 
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Lo stroma corneale, data la sua compatta struttura connettivale, ha la 
capacità di rallentare la diffusione delle molecole. I composti con peso 
molecolare superiore a 500.000 Da non hanno sufficiente mobilità nello 
stroma a meno che esso non sia edematoso. Lo stroma, costituendo più del 
90% dello spessore corneale ed avendo carattere idrofilo, può agire come 
deposito per le molecole polari. L’endotelio invece, a causa del suo piccolo 
spessore, non ha alcuna funzione di riserva (Maurice et Mishima,1984). 
  In conclusione, affinché possa avvenire il passaggio di un farmaco 
attraverso la cornea, è necessario che la molecola abbia un opportuno 
bilancio tra lipofilicità e idrofilicità. Alcuni studi hanno dimostrato che esiste 
anche una via di penetrazione non corneale, rappresentata dal passaggio 
attraverso la congiuntiva e la sclera (Doane et al.,1978; Ahmed et al.,1985).  
 
 
2.2 La somministrazione intravitreale, 
perioculare e sistemica 
La somministrazione intravitreale è il principale approccio per la 
somministrazione di farmaci diretti alla retina e all’umor vitreo, cioè siti dove il 
raggiungimento di dosaggi terapeutici non è diversamente ottenibile. Questa 
via di somministrazione rimane quindi la scelta principale nella terapia 
intraoculare acuta, soprattutto nelle malattie del segmento posteriore come la 
retinopatia diabetica, degenerazione maculare ed edema maculare 
nonostante si riscontrino notevoli effetti collaterali come endoftalmiti, 
emorragie e distaccamento della retina. Sono richieste inoltre frequenti 
iniezioni nel vitreo che aumentano il rischio di infezioni e l’invasività 
dell’operazione.  
  Il comportamento cinetico del farmaco attraverso questa via è influenzato 
dalla fisiologia e anatomia del vitreo oltre che dalla velocità diffusiva, dalla 
pressione idrostatica e osmotica e dal trasporto attivo (Chastain, 2003). 
Solitamente vengono iniettati antibiotici, corticosteroidi e fibrinolitici in piccole 
quantità di formulato (da 0.1 a 0.2 mL) ed a bassa concentrazione di attivo, 
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poiché volumi maggiori possono determinare aumento della pressione 
endoculare e concentrazioni elevate possono essere tossiche per il cristallino 
e la retina. Una singola iniezione assicura la permanenza del farmaco per 
molte ore, dal momento che l’eliminazione dall’umor vitreo è generalmente 
un processo lento: il farmaco viene eliminato sia attraverso il segmento 
anteriore che posteriore.  L'eliminazione anteriore avviene per diffusione dal 
vitreo alla camera posteriore e successivamente tramite il ricambio lacrimale 
e la circolazione uveale. Recentemente è stato scoperto che farmaci cationici 
subiscono prevalentemente un'eliminazione anteriore grazie a trasportatori 
cationici specifici. L'eliminazione posteriore avviene invece per permeazione 
passiva attraverso la barriera emato-retinica oppure attraverso carrier tramite  
trasporto attivo (Nirmal e Jain, 2016). 
Altro modo per raggiungere dosaggi terapeutici di farmaco nel segmento 
posteriore è la somministrazione perioculare dove il termine “perioculare” 
identifica la periferia e la regione circostante all'occhio. La somministrazione 
perioculare può essere ottenuta per via sottocongiuntivale, sub-tenoniana, 
peribulbare, juxtasclerale posteriore e tramite lo spazio retrobulbare. La 
sclera, grazie all'ampia superficie, offre alcuni vantaggi al passaggio di 
farmaci che possono raggiungere il segmento posteriore attraverso la 
camera anteriore oppure il circolo sistemico e la penetrazione diretta. La 
somministrazione perioculare necessita di oltrepassare l'episclera, la sclera,  
la coroide, la membrana di Bruch e l'epitelio pigmentato della retina per poter 
raggiungere l'umor vitreo e la retina (Nirmal e Jain,  2016). 
  Nel caso delle iniezioni sottocongiuntivali il farmaco deve saturare la sclera 
in modo da permettere l’assorbimento, per diffusione, attraverso diverse 
possibili vie: la cornea, l’epitelio, le reti trabecolari, la superficie anteriore 
dell’iride, il corpo ciliare e l’umor acqueo, oltre che il corpo vitreo (Maurice e 
Mishima, 1984). Questo tipo di iniezione viene effettuato prevalentemente 
nelle infiammazioni e nelle infezioni più gravi del segmento anteriore. 
   Le iniezioni per via sub-tenoniana riguardano la somministrazione di 
farmaci tra la capsula di Tenone e la sclera o l’episclera. Questa via di 
somministrazione ha il vantaggio di permettere l’applicazione della 
formulazione in prossimità della sclera stessa, attraverso la quale il farmaco 
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può diffondere grazie alla permeabilità di questa a molecole di diverse 
dimensioni (Chastain, 2003). 
La somministrazione sistemica dei farmaci, spesso, non consente di 
raggiungere concentrazioni terapeutiche nell’occhio a causa della presenza 
di un complesso di barriere, definito barriere emato-oculari, composte da una 
barriera emato-retinica e da una barriera emato-acquosa, che impediscono la 
penetrazione di sostanze, quali i farmaci, all’interno del corpo vitreo. Le due 
barriere manifestano una diversa selettività dipendente dalla liposolubilità dei 
farmaci: quelli con liposolubilità media o elevata attraversano entrambe le 
barriere, mentre i farmaci scarsamente liposolubili trovano un maggiore 
ostacolo alla permeazione nella barriera emato-retinica. 
  Inoltre, anche il grado di legame con le proteine plasmatiche può 
influenzare il passaggio attraverso le barriere: quanto maggiore sarà questo 
legame, tanto minore sarà la concentrazione ematica di farmaco libero e, di 
conseguenza, tanto minore sarà la velocità di penetrazione nell’occhio. 
   Altro fattore da tenere in considerazione è la velocità di metabolizzazione o 
di eliminazione del farmaco che, se è elevata, causa una rapida diminuzione 
della sua concentrazione congiuntivale e determina, quindi, un minore 
assorbimento di farmaco a livello oculare (Drago, 2006 ). 
 
 
 
 
Figura 3. Vie di somministrazione nell’occhio. 
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3 Formulazioni ad uso oftalmico 
Le forme farmaceutiche più comunemente utilizzate in campo oftalmico sono 
classificate in: 
 Forme liquide: soluzioni e sospensioni; 
 Forme semisolide: gel e unguenti oftalmici; 
 Forme solide: inserti oftalmici; 
 Forme innovative. 
 
3.1 Soluzioni e sospensioni 
Il collirio è la forma farmaceutica oftalmica più comunemente usata ed 
accettata dai pazienti per la facilità con cui è possibile eseguire 
l’automedicazione, per il costo contenuto e perché non altera la visione. 
Generalmente i colliri sono costituiti dal farmaco solubilizzato in un mezzo 
acquoso contenente tamponi, isotonizzanti, sospendenti, conservanti ed 
agenti bagnanti (Greaves, 1989). 
  I colliri presentano alcuni vantaggi sul piano industriale: sono di semplice 
preparazione, filtrazione e sterilizzazione. Tuttavia la biodisponibilità del 
farmaco dopo istillazione di tale forma è relativamente bassa, tra lo 0.5 e il 
2%, considerando la rapida eliminazione dall’area precorneale. Il 75% del 
medicinale viene perso attraverso il drenaggio naso-lacrimale che può anche 
essere alla base di un processo di assorbimento sistemico attraverso la 
mucosa nasale.  I colliri sono quindi destinati al trattamento di patologie della 
superficie oculare o della camera anteriore dell’occhio (Paswan S. K. et al., 
2015). 
  Quando il farmaco non è sufficientemente solubile in soluzioni acquose è 
possibile formulare una sospensione. E’ importante però che la dimensione 
delle particelle sospese non superi i 10 µm in modo da evitare l’irritazione dei 
tessuti oculari, l’interferenza con la visione  e da permettere uniformità di 
dosaggio. 
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3.2 Preparazioni semisolide 
L’addizione  ad un veicolo acquoso di agenti viscosizzanti (polimeri idrofili 
naturali, semisintetici o sintetici) può portare ad un aumento della viscosità 
direttamente proporzionale alla concentrazione del polimero stesso oppure 
alla formazione di un gel. In questo modo si ottiene una riduzione della 
velocità di drenaggio della soluzione applicata e quindi un aumento del 
tempo di permanenza della formulazione nell’area precorneale, con 
conseguente aumento della penetrazione intraoculare e dell’attività 
terapeutica. I polimeri più diffusamente utilizzati sono polivinilalcool, 
polivinilpirrolidone e derivati della cellulosa come idrossipropilmetilcellulosa, 
metilcellulosa ed acidi poliacrilici (Shahwal et al., 2011) che vengono utilizzati 
in concentrazioni fra l’1% e il 2%. Soluzioni troppo viscose, infatti, devono 
essere evitate perché possono provocare ammiccamento e lacrimazione 
riflessa con conseguente eliminazione del farmaco dall’occhio ed inoltre 
possono interferire con la visione.  
  I geli acquosi sono costituiti da dispersioni di colloidi idrofili, quali derivati 
carbossivinilici e cellulosici, contenenti il farmaco in soluzione.  
  I cosiddetti gel in-situ, invece, sono dispersioni inizialmente leggermente 
viscose che subiscono, solo dopo instillazione, un notevole aumento di 
viscosità per transizione sol-gel dovuta a variazioni di  temperatura, pH o 
composizione elettrolitica. Un esempio è il Gelrite®, un polisaccaride le cui 
soluzioni diluite gelificano in presenza di cationi presenti nel fluido lacrimale e 
che ha trovato applicazione commerciale in una formulazione contenente 
timololo (Burgalassi et al., 2015). Uno dei vantaggi di questa formulazione, 
oltre all’aumento della ritenzione pre-corneale, è una più accurata 
somministrazione della dose rispetto ai gel preformati. 
  Rientrano tra i veicoli semisolidi anche gli unguenti, a base di petrolati ed oli 
vegetali, che tuttavia non sono utilizzati frequentemente perché oltre ad 
offuscare la vista sono poco adatti ad un’applicazione interna; per questo 
sono preferibilmente usati in terapia notturna ed occlusiva. Ci sono 
comunque casi in cui questa formulazione è ancora oggi utilizzata, ad 
esempio nei bambini che altrimenti eliminerebbero il collirio con il pianto 
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oppure nel caso di formulazioni con tetraciclina dato che la soluzione 
acquosa risulta inefficace nelle infezioni intraoculari (Greaves, 1989). 
 
 
3.3 Preparazioni solide: inserti ed impianti 
oftalmici 
Gli inserti oftalmici sono preparazioni solide, la cui forma (generalmente 
sferica o cilindrica) e grandezza è specificatamente studiata per 
l’applicazione oculare; sono composti da un supporto polimerico in cui il 
principio attivo è solubilizzato o disperso. Gli inserti sono sistemi a rilascio 
modificato (controllato o prolungato) di farmaco che possono essere utilizzati 
sia per la somministrazione topica che sistemica (Lee et al., 2011).  
  Rispetto alle formulazioni tradizionali, le forme farmaceutiche solide hanno il 
vantaggio di aumentare il tempo di permanenza del farmaco nell’occhio e 
quindi migliorare la biodisponibilità, ridurre gli effetti indesiderati e il numero 
di somministrazioni con effetto positivo nella compliance dei pazienti oltre 
che permettere la somministrazione di dosaggi esatti di farmaco.  
Gli inserti oftalmici si dividono in: 
 Inserti insolubili; 
 Inserti solubili; 
 Inserti bioerodibili. 
 
a) Inserti insolubili 
L’Ocusert® è il capostipite degli inserti insolubili (Fig. 4 e 5). Questo presenta 
una riserva di farmaco costituita da pilocarpina in un gel di alginato racchiusa 
tra due membrane di etilenvinil acetato (EVA), che controllano la velocità di 
rilascio, circondate da un anello opaco di biossido di titanio che rende visibile 
l’inserto (altrimenti trasparente) dopo l’inserimento nel sacco congiuntivale.                        
Ne esistono due tipi: l’Ocusert® P20 destinato al rilascio di pilocarpina con 
una velocità pari a 20 µg/ora per la durata di una settimana, e il P40, con una 
velocità di rilascio di 40 µg/ora, anch’esso per una settimana, destinati al 
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trattamento del glaucoma. Le due differenti velocità di rilascio sono ottenute 
mediante un diverso spessore della membrana polimerica  ed incorporando 
nella riserva del P40 il di(2etilesil)ftalato che aumenta la permeabilità delle 
membrane stesse (Burgalassi et al., 2015). 
  Il rilascio del farmaco avviene a velocità costante, seguendo le classiche 
leggi della diffusione basate sulla differenza di concentrazione, con una 
cinetica di ordine zero. Inserti di questo tipo presentano comunque alcuni 
inconvenienti come la scarsa tollerabilità da parte di alcuni pazienti, la perdita 
inavvertita durante il sonno, il disturbo della vista e la necessità di rimuoverli 
una volta terminato l’effetto terapeutico con conseguenti possibili lesioni ed 
emorragie. 
 
                
 
          Figura 4 . Struttura dell’Ocusert
®
.                        Figura 5 . Applicazionedell’Ocusert
®  
                                                                                                  
nell’occhio. 
 
 
 
b) Inserti solubili 
Gli inserti solubili sono la prima classe di inserti oftalmici ad essere stata 
ideata ed offrono il notevole vantaggio di essere completamente solubili 
quindi non è richiesta la rimozione dal sito di applicazione una volta esaurito 
il rilascio di farmaco. 
  Possono essere realizzati con polimeri sintetici o semisintetici oppure con 
polimeri naturali purchè siano materiali biocompatibili e i relativi metaboliti 
non siano tossici e facilmente eliminati dal corpo. Il profilo di rilascio del 
farmaco da questi sistemi è diviso in due fasi distinte: inizialmente il fluido 
lacrimale permette l’idratazione del solido portando ad un’alta velocità di 
rilascio del farmaco per diffusione con contemporanea formazione di un gel 
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che influenza quindi la seconda fase dove si osserva una diminuzione del 
rilascio, ugualmente controllato dalla diffusione. Altri fattori che influenzano il 
profilo di rilascio sono il rigonfiamento della matrice, la dissoluzione del 
farmaco e del polimero e l’indebolimento delle catene polimeriche. Alcune 
problematiche legate all’utilizzo di inserti solubili sono il rapido ingresso di 
fluido lacrimale nella matrice (ciò può essere limitato aumentando l’impiego 
di polimeri idrofobici), la possibile visione offuscata provocata dai componenti 
solubilizzati (evitabile utilizzando polimeri a più basso peso molecolare) e il 
rischio di possibile espulsione dell’inserto ancora allo stato solido (per questo 
si utilizzano polimeri bioadesivi) (Gurtler e Gurny, 1995).  
  Lacrisert® è un esempio di inserto solubile ideato per l’applicazione nell’area 
precorneale. E’ costituito da idrossipropilcellulosa ed ha lo scopo di 
stabilizzare il film lacrimale mantenendo una corretta lubrificazione della 
cornea. Sono presenti comunque alcuni effetti indesiderati come la 
sensazione di corpo estraneo e la visione offuscata (Rawas-Qalaji e 
Williams, 2012). 
  Altro esempio di inserti solubili sono i Punctal Plug (Fig. 6 e 7) (chiamati 
anche Punctum Plug), della grandezza di un chicco di riso, da inserire nei 
dotti lacrimali per il rilascio prolungato di farmaco. Sono prodotti con diversi 
materiali come siliconi, collagene, polimeri acrilici e idrogeli che dopo 
l’applicazione, interagendo con i liquidi biologici, si trasformano, in circa 10-
15 minuti, in uno stato semisolido per poi rilasciare il farmaco nell’arco di 
un’ora. Sono facili da inserire e non è necessaria la rimozione (Patel e Mistry, 
2014). 
                             
Figura 6. Struttura del Punctal Plug.               Figura 7. Applicazione del Punctal Plug   
               nell’occhio.                                                                                                                                                                                                                                                                                                                             
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c) Inserti bioerodibili 
Gli inserti bioerodibili sono composti da dispersioni omogenee di farmaco 
incluso in un rivestimento idrofobico che risulta impermeabile al farmaco 
stesso; i materiali utilizzati sono i cosiddetti polimeri bioerodibili cioè materiali 
che vanno incontro ad idrolisi dei legami chimici e quindi a dissoluzione. Nel 
momento in cui il fenomeno di erosione è in atto è difficile controllare la forma 
e le dimensioni dell’inserto e di conseguenza il profilo di rilascio. I polimeri 
bioerodibili sono ad esempio poliortoesteri e poliortocarbonati. Il rilascio del 
farmaco da questi sistemi è la conseguenza del contatto tra l’inserto e il 
fluido lacrimale che induce una bioerosione superficiale della matrice con 
una velocità che può essere pianificata e modificata in sede di sintesi (Gurtler 
e Gurny, 1995). SurodexTM è un esempio di inserto bioerodibile che rilascia 
60 µg di desametasone in una matrice polimerica di acido polilattico 
poliglicolico (PLGA) e HPMC, utilizzato come agente antinfiammatorio per 
pazienti che hanno subito un intervento di cataratta . Dopo l’applicazione 
nella camera anteriore dell’occhio la matrice polimerica rilascia in maniera 
controllata e costante il farmaco per sette giorni (Rawas-Qalaji e Williams, 
2012). 
 
 
d) Impianti 
Gli impianti si differenziano dagli inserti perché necessitano di un intervento 
chirurgico per l’applicazione. OzurdexTM,(Fig. 8)  è un esempio di impianto 
biodegradabile contenente 0.7 mg di desametasone in una matrice 
polimerica che ha ricevuto l’approvazione dell’FDA nel 2009 per il 
trattamento dell’edema maculare associato ad occlusione venosa. 
  Retrisert® (Fig. 9) è un impianto intravitreale non biodegradabile costituito 
da fluocinolone acetonide rivestito da silicone e polivinilalcool ed attaccato ad 
una linguetta sempre di silicone. Viene inserito chirurgicamente nel vitreo 
dove permette un rilascio del farmaco fino a 30 mesi ed è utilizzato per il 
trattamento di uveiti croniche non infettive e dell’edema maculare diabetico. 
  Vitrasert® (Fig. 10) è un impianto non biodegradabile, di forma simile al 
Retrisert®, ma impiegato per la somministrazione di ganciclovir per il 
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trattamento di retiniti da citomegalovirus; il farmaco contenuto nella riserva 
viene rilasciato secondo una cinetica di ordine zero quando i fluidi entrano 
nell’impianto e si viene a creare una soluzione satura. 
 
                      
    Figura 8. OzurdexTM                                                                         Figura 9. Retrisert® 
 
 
 
 
Figura 10. Vitrasert
® 
 
 
 
 
 
3.4 Forme farmaceutiche oftalmiche innovative 
Negli ultimi anni un vasto numero di forme farmaceutiche innovative sono 
state studiate e sviluppate per migliorare l’applicazione e la biodisponibilità 
del farmaco. Una particolare attenzione è stata rivolta ai cosiddetti sistemi 
nanostrutturati comprendenti  i liposomi, i niosomi, nanoparticelle ed altri. 
  I liposomi sono vescicole biocompatibili e biodegradabili costituite da una 
fase acquosa racchiusa in un doppio strato fosfolipidico con un diametro tra 
80 nm e 100 mm. I liposomi hanno la capacità di incorporare composti idrofili 
nel compartimento acquoso e molecole lipofile nella doppio strato 
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fosfolipidico. In base alla struttura chimica dei fosfolipidi,  i liposomi possono 
avere carica superficiale positiva, negativa o neutra. Sono in grado di 
aumentare l’assorbimento del farmaco a livello corneale per la loro capacità 
di interagire intimamente con le superfici congiuntivale e corneale ed hanno 
la capacità di proteggere il farmaco dall’azione degli enzimi presenti a livello 
oculare. L’uso di queste strutture è limitato dall’instabilità, dalla ridotta 
capacità di incapsulazione del farmaco e dalle difficoltà di ottenere una 
preparazione liposomiale sterile (Patel e Mistry, 2014). 
  I niosomi sono stati sviluppati per eliminare le problematiche di instabilità 
chimica dei liposomi e di degradazione ossidativa dei fosfolipidi. Sono 
vescicole strutturalmente simili ai liposomi ma formate da una miscela di 
tensioattivi non ionici e colesterolo. Hanno la capacità di incorporare farmaci 
sia idrofili che lipofili e possono variare per dimensione, carica superficiale e 
composizione lipidica.  
  Le nanoparticelle sono carrier colloidali costituiti da proteine e polimeri 
naturali o sintetici con un diametro compreso tra 10 e 1000 nm in cui il 
farmaco è disciolto, incapsulato o assorbito. Tra le nanoparticelle possiamo 
distinguere le nanosfere in cui il farmaco è uniformemente distribuito nella 
matrice polimerica e le nanocapsule in cui il farmaco è racchiuso in un 
involucro polimerico. 
  Le nanomicelle sono costituite da molecole anfifiliche come tensioattivi e 
copolimeri reticolati che in un mezzo acquoso  formano una struttura 
sopramolecolare organizzata, in grado di incorporare il farmaco. Durante la 
fase di micellizzazione, le molecole si dispongono in modo tale da orientare il 
segmento idrofobico internamente e quello idrofilo all’esterno. 
  Oltre a quelli sopra citati sono conosciuti, e in fase di studio, altri drug 
delivery systems (DDS) ad uso oftalmico come dendrimeri, micro e 
nanoemulsioni,  cubosomi, terapia a base di cellule incapsulate, cristalli 
fotonici, trasportatori di profarmaci mirati e microaghi (Nirmal e Jain 2016). 
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4 I metodi per aumentare la 
biodisponibilità 
Le numerose problematiche collegate alla terapia topica oftalmica hanno 
condotto allo sviluppo di metodi per aumentare la biodisponibilità. Questi 
metodi sono essenzialmente: 
 modificazione della lipofilicità del farmaco mediante formazione di una 
coppia ionica o trasformazione in un profarmaco; 
 aggiunta di promotori di permeazione (enhancers) che siano in grado 
di alterare transitoriamente la struttura dell’epitelio corneale; 
 applicazione di un campo elettrico per favorire la permeazione dei 
farmaci ionizzabili attraverso la cornea (ionoforesi); 
 veicolazione del farmaco in sistemi particellari (quali ad esempio i 
liposomi); 
 aumento del tempo di permanenza del farmaco nell’area precorneale  
mediante l’aumento della viscosità (soluzioni viscose, geli), sfruttando 
l’interazione della formulazione con il muco oculare con l’impiego di 
agenti  mucoadesivi o utilizzando formulazioni solide. 
I polimeri mucoadesivi sono idrocolloidi macromolecolari con numerosi 
gruppi idrofili (-COOH, -OH, -NH2, -SO2) capaci di legarsi alle glicoproteine 
del muco presente sulla superficie corneale. Probabilmente le interazioni 
idrofobiche fra le porzioni lipidiche sono meno importanti per l’adesione alla 
mucina, idrofila, o alla superficie dei tessuti.  
  Un polimero mucoadesivo ideale dovrebbe formare preferibilmente legami 
non covalenti con le cellule epiteliali superficiali o con la mucina, essere sito-
specifico, permettere una facile incorporazione dei farmaci e non ostacolare il 
loro rilascio, non essere irritante ed avere costi non elevati (Jimenez-
Castellanos et al, 1993; Ahuja et al, 1997).  
  Polivinilpirrolidone, polivinilalcol, derivati della cellulosa, acido ialuronico, 
glicoli polietilenici sono alcuni tra i polimeri più utilizzati a questo scopo. La 
natura anfifilica di questi polimeri permette il legame con l’epitelio (dalle 
caratteristiche idrofobiche) oltre che legami idrofilici con molecole acquose 
(Velpandian e Moksha, 2016).  
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  Il contatto prolungato con la superficie oculare, ottenuto con i polimeri 
mucoadesivi, aumenta  la quantità totale di farmaco assorbita e quindi la 
biodisponibilità, come dimostrato da numerosi studi (Burgalassi et al, 1996; 
Herrero-Vanrell et al, 2000). 
I fattori che influenzano le capacità mucoadesive dei polimeri sono: 
 Peso molecolare (PM): l’interpenetrazione delle molecole del polimero 
è favorita da bassi PM, mentre gli intrecci sono favoriti ad alti PM. 
 Conformazione spaziale: alcuni polimeri hanno una conformazione 
elicoidale, per cui molti dei gruppi attivi da un punto di vista 
mucoadesivo rimangono nascosti nel giro dell’elica e non sono 
disponibili per la formazione del legame. 
 pH: il pH delle formulazioni influenza la carica superficiale sia del 
polimero che del muco, portando a nuove interazioni elettrostatiche e 
quindi nuove possibilità di legami mucoadesivi. 
 Concentrazione del polimero: per ogni polimero esiste una 
concentrazione ottimale per ottenere la massima mucoadesione. Per 
forme farmaceutiche liquide, una bassa concentrazione di polimero dà 
un debole legame mucoadesivo ma concentrazioni oltre quella 
ottimale hanno comunque una bassa forza adesiva dovuta alla 
formazione di interazioni tra le molecole di polimero che limitano la 
compenetrazione. Per forme farmaceutiche solide, invece, tanto più è 
elevata la concentrazione di polimero, tanto più forte è il legame 
mucoadesivo (Duchene et al, 1988). 
 Grado di idratazione del polimero: esiste una quantità ottimale di 
acqua per ottenere la massima forza di adesione. Il grado di 
idratazione del polimero deve essere tale da permettere alle catene di 
compenetrarsi con le glicoproteine del muco, ma non elevata al punto 
da formare mucillagini che non hanno capacità mucoadesive (Gayot, 
1985; Burgalassi et al., 2014).   
 Tempo di contatto: quando aumenta il tempo di contatto fra il 
materiale mucoadesivo ed il gel mucoso, diminuisce la forza adesiva 
poiché la grande quantità di acqua del sistema porta ad una 
sovraidratazione del polimero mucoadesivo. Dunque, nel caso in cui il 
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tempo di contatto diventi troppo lungo, si ha la formazione di una 
mucillagine e quindi la rimozione del sistema. 
 Presenza di legami a idrogeno: i polimeri anionici, che presentano una 
densità di carica per l’elevata quantità di gruppi -COOH oppure -OH 
presenti, svolgono una migliore attività mucoadesiva rispetto alle 
molecole neutre (Gandhi e Robinson, 1988; Ludwig, 2005). 
La mucoadesione è il fenomeno in cui due materiali, nello specifico la mucina 
e un polimero sintetico o naturale, aderiscono tra loro per un determinato 
periodo di tempo mediante forze interfacciali, con conseguente diminuzione 
dell’energia superficiale del sistema ed una permanenza prolungata della 
formulazione stessa (Peppas e Buri, 1985). La massima mucoadesione 
polimero/mucina si raggiunge quando tutti i siti di adesione sono saturati e 
non è possibile la formazione di ulteriori interazioni tra le molecole. 
  L’adesione di un polimero ad una superficie epiteliale si può considerare 
come l’interazione di una serie di gruppi carichi o neutri presenti nel polimero 
con il tessuto stesso, seguita dalla formazione di legami non covalenti.  
In generale il fenomeno della muco adesione (Fig. 11) si compone di tre 
momenti:    
 l’intimo contatto fra il polimero idratato e la membrana, attraverso la 
diffusione e l’espansione del reticolo delle catene polimeriche; 
  l’interpenetrazione fra le catene del polimero bioadesivo e quelle della 
mucina;                                                                                                                     
 la formazione di legami chimici fra il polimero e la mucina (Jimenez-
Castellanos, 1993). 
La formazione dei legami mucoadesivi si instaura principalmente attraverso 
tre tipi di interazioni:                                                                                                                  
  legami fisici o meccanici, che risultano dalla compenetrazione fra le 
catene polimeriche e quelle glicoproteiche del muco;                                                                                                
  legami chimici primari, rappresentati da forze covalenti o ioniche, 
indesiderate, però, per sistemi a rilascio controllato del farmaco, dato 
che questi devono permanere in sito al massimo per alcune ore;                                                            
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 legami chimici secondari, cioè interazioni elettrostatiche, idrofobiche, 
legami a idrogeno e di Van der Waals.                                                                                              
I gruppi funzionali che formano legami a idrogeno comprendono quelli 
ossidrilici (-OH), amminici (-NH2), carbossilici (-COOH), solfato (-SO3H) 
presenti sia sul materiale mucoadesivo che sulle glicoproteine del muco 
(Hiemenz, 1977). 
I legami a idrogeno, così come le forze di Van der Waals, se considerati 
singolarmente sono legami deboli, ma, quando i siti di interazione sono 
numerosi, si possono ottenere forze di adesione consistenti; per questo 
polimeri con alto peso molecolare ed alta concentrazione di gruppi polari 
reattivi tendono a sviluppare legami mucoadesivi intensi.  
  La massima mucoadesione polimero/mucina si raggiunge quando tutti i siti 
di adesione sono saturati e non è possibile la formazione di ulteriori 
interazioni tra le molecole. 
 
 
 Figura 11. Fasi di formazione e consolidamento del legame mucoadesivo. 
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II. Parte sperimentale 
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5. Scopo della tesi 
La presente tesi ha riguardato lo sviluppo di matrici polimeriche liofilizzate 
per il rilascio oftalmico di farmaci antibiotici di natura peptidica da applicare 
nell’area precorneale. Gli obiettivi perseguiti sono stati da un lato la stabilità 
del principio attivo e dei componenti presenti nella forma farmaceutica 
scegliendo la tecnica della liofilizzazione per la preparazione delle matrici 
solide e dall’altro il prolungamento del tempo di permanenza della 
formulazione nel sito di applicazione per garantire una maggiore 
biodisponibilità del farmaco. I polimeri scelti sono stati 
idrossipropilmetilcellulosa (HPMC), carbossimetilcellulosa (CMC) e acido 
ialuronico (HA), noti per le loro proprietà mucoadesive.  
  Gli inserti non medicati sono stati preparati liofilizzando una dispersione 
acquosa dei polimeri scelti addizionata di mannitolo come agente 
crioprotettore.  
Gli inserti così ottenuti sono stati sottoposti a caratterizzazione tecnologica 
mediante calorimetria a scansione differenziale (DSC), valutazione dei tempi 
di idratazione sia in acqua che in fluido lacrimale artificiale e misure di 
viscosità, osmolalità, pH e mucoadesione. Le proprietà mucoadesive sono 
state inoltre determinate anche dopo diluizione per studiare l’influenza del 
ricambio del fluido lacrimale sull’interazione forma farmaceutica/muco 
oculare. 
  Per valutare l’influenza del veicolo sul rilascio del principio attivo, sono stati 
preparati inserti medicati addizionando vancomicina (VA), un antibiotico 
glicopeptidico, scelto come farmaco-modello. La VA è stata usata come 
modello visto che sia per peso molecolare che per natura chimica  si avvicina 
molto al peptide di sintesi, target di questo studio sperimentale. Le matrici 
liofilizzate contenenti vancomicina sono state sottoposte a studi di rilascio in 
vitro mediante celle di diffusione verticali. La quantità di farmaco rilasciata 
dalle matrici è stata monitorata per 5 ore e determinata mediante analisi 
HPLC. 
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6. Materiali 
Sono stati utilizzati i seguenti prodotti: 
• Idrossipropilmetilcellulosa (HPMC, Methocel K4M premium USP/EP; 
Colorcon, Gran Bretagna); 
• Mannitolo (Fine Foods NTM, Italia); 
• Carbossimetilcellulosa sale sodico (CMC, Blanose cellulose gum 7LF; 
Hercules, Wilmington, Danimarca); 
• Sodio ialuronato (HA, Phylcare, Biophil, Italia); 
• Vancomicina cloridrato (VA, Farmacopea Europea, Sigma-Aldrich, 
Germania); 
• Mucina (HGM, Carl Roth GmbH + Co. KG, Karlsrube, Germania); 
• Acqua MilliQ; 
• Tampone fosfato Sörensen isotonico (PBS, 66.7 mM, pH 7.4, 
isotonico); costituito da, 1.84 g/L di NaH2PO4 ·H2O, 7.57 g/L di 
Na2HPO4, e  4.4 g/L di NaCl; 
• Fluido lacrimale artificiale pH 7.4); costituito da MgCl2 (4.75 
mg/100mL), CaCl2 (7.92 mg/100mL), KHCO3 (260.0 mg/100mL) e 
NaCl (754.0 mg/mL). 
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6.1. Carbossimetilcellulosa 
 
Figura 12 . Struttura chimica della carbossimetilcellulosa 
 
La carbossimetilcellulosa, (CMC), (Fig. 12) è un etere ionico della cellulosa, 
nonché il suo principale derivato commerciale. È un polisaccaride anionico 
estremamente solubile in acqua utilizzato principalmente in campo 
farmaceutico come agente emulsionante ma impiegato anche in campo 
cosmetico ed alimentare. Chimicamente se ne individuano diverse tipologie 
in base al differente grado di sostituzione (dal 25 al 75%) con gruppi 
carbossimetilici. (Barbucci et al., 2000). 
  La CMC è uno dei più comuni polimeri usati nella produzione di lacrime 
artificiali per aumentare la permanenza sulla superficie oculare grazie alle 
proprietà viscose e mucoadesive. Le lacrime artificiali contenenti CMC sono 
anche utilizzate dopo interventi chirurgici per accelerare i processi di 
guarigione ed hanno attività citoprotettive nell’irritazione ed arrossamenti 
provocati dalle lenti a contatto. Garrett et al. (2007) hanno dimostrato, inoltre, 
che la CMC lega le cellule dell’epitelio corneale in specifici siti e che ripetuti 
lavaggi oculari scindono solo gradualmente i legami garantendo una 
permanenza nell’occhio di ore. 
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6.2. Idrossipropilmetilcellulosa 
 
Figura 13. Struttura chimica della idrossipropilmetilcellulosa. 
 
L’idrossipropilmetilcellulosa, (HPMC), (Fig. 13) polvere fibrosa o granulare, di 
colore bianco o crema, è un estere misto di alchil e idroalchil derivati che si 
ottiene da una modifica sintetica della cellulosa. L’HPMC risulta solubile in 
acqua e in alcuni solventi organici; mostra un’attività gelificante per 
riscaldamento e successivo raffreddamento. In campo farmaceutico è 
utilizzata come colloide protettivo, agente disperdente, nel rivestimento a film 
di compresse e nella formulazione di matrici a rilascio prolungato. In campo 
oftalmico è utilizzata da diversi decenni nella produzione di lenti a contatto e 
nei fluidi lacrimali artificiali grazie alle sue proprietà emollienti e 
viscoelastiche. Questo polimero trova anche largo impiego nell’industria 
alimentare come emulsionante e stabilizzante, indice dell’assenza di tossicità 
del composto (Burdock G. A., 2007). 
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6.3. Acido ialuronico  
 
Figura 14. Struttura chimica dell’acido ialuronico. 
 
L’acido ialuronico (HA) (Fig. 14) è un polisaccaride lineare naturale 
composto da residui di acido glucuronico e N-acetilglucosamina; esiste in 
differenti pesi molecolari, caratteristica che influisce sulle proprietà 
reologiche. A pH fisiologico si trova come “random coil” in forma polianionica, 
grazie alla quale è in grado di ridurre la risposta infiammatoria sia a livello 
oculare che non. Nell’occhio, l’HA è presente sia nella matrice extracellulare 
del tessuto connettivo che nell’umor acqueo e vitreo. Da un punto di vista 
reologico, l’HA presenta un tipico comportamento pseudoplastico, 
presentando quindi un’alta viscosità a bassi sforzi di taglio con un successivo 
aumento della sua elasticità.  Grazie a questa caratteristica, il polimero viene 
spesso utilizzato in oftalmica come lubrificante e materiale viscoelastico per 
ridurre i traumi meccanici dovuti ad interventi chirurgici; forma inoltre una 
barriera protettiva sull’epitelio corneale limitando le lesioni provocate 
dall’utilizzo di lenti a contatto (Goa K. L. e Benfield P., 1994). 
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6.4. Vancomicina 
 
Figura 15. Struttura chimica della vancomicina. 
 
La vancomicina (VA) (Fig. 15) è un antibiotico glicopeptidico (1485.7 Da) 
isolato dal batterio Amycolatopsis orientalis. Ha un’attività ad ampio spettro 
verso molti batteri Gram-positivi tra cui lo Staphylococcus resistente a 
meticillina e cefalosporina (MRSA). Agisce inibendo la sintesi della parete 
cellulare batterica cioè legando due residui di D-ala terminali ed impedendo 
così la formazione dei legami crociati nel peptidoglicano (Sharma N. et al., 
2016).  
  La VA ha caratteristiche idrofile e presenta una MIC di 2-8 µg/mL. (Yousry 
C. et al., 2016). Può essere sfruttata in campo oftalmico sia per le patologie 
riguardanti la parte interna dell’occhio che quelle della cornea e della 
superficie oculare. L’utilizzo di VA è riservato ad infezioni gravi, come le 
endoftalmiti e le cheratiti, per le quali altri antibiotici non sono efficaci o poco 
tollerati.  
Le cheratiti sono infezioni della cornea che possono presentarsi in forma 
acuta o cronica e che possono peggiorare fino ad una permanente perdita 
della vista se non trattate; sono inoltre una delle più importanti cause di 
opacizzazione corneale, seconda soltanto alla cataratta. Nonostante siano 
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molti gli agenti patogeni (come batteri, funghi, virus e protozoi) in grado di 
infettare la cornea, le cheratiti batteriche risultano numericamente più 
abbondanti oltre che le forme più aggressive tra tutte le cheratiti microbiche. I 
batteri che provocano cheratiti possono essere sia Gram-positivi che Gram-
negativi anche se le forme più severe e che richiedono più tempo per la 
guarigione sono quelle causate dai Gram-negativi. Le specie batteriche 
principalmente coinvolte nella malattia sono Pseudomonas aeruginosa, 
Streptococcus pneumoniae, Staphylococcus aureus ed epidermidis 
(Dyavaiah et al, 2015). 
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7. Metodi 
7.1 Sviluppo e caratterizzazione di matrici polimeriche 
preparate per liofilizzazione: studi preliminari  
7.1.1 Preparazione delle matrici polimeriche 
Le dispersioni polimeriche utilizzate per la preparazione delle matrici 
venivano preparate nel seguente modo: il polimero veniva idratato in acqua 
MilliQ e sottoposto ad agitazione magnetica per 12 ore a temperatura 
ambiente. Tutte le formulazioni erano addizionate di mannitolo, utilizzato 
come agente crioprotettore. La composizione delle dispersioni polimeriche in 
esame è riportata in Tab. 1 come % p/p.  
  3.75 mL di dispersione polimerica venivano introdotti in blisters di plastica 
per compresse in modo da ottenere 25 compresse da 150 µL l’una, mentre 
17.0 mL della medesima dispersione venivano posti in piastre di Petri dal 
diametro di 8.6 cm per gli studi in bulk. Le formulazioni venivano sottoposte 
al seguente ciclo di liofilizzazione (VirTis Wizard 2.0): 
 La fase di congelamento spinto veniva effettuata alla temperatura di -
40° C in 120 minuti, seguita da una fase di extrafreeze a -36°C per 10 
minuti, ad una pressione di 400 Torr. 
 L'essiccamento primario veniva effettuato in quattro step: 
                      - Step 1: -25°C per 360 minuti a 100 mTorr  (rate: 1.8°C/h); 
                      - Step 2: -10°C per 240 minuti a 100 mTorr  (rate: 3.75°C/h); 
                      - Step 3: + 5°C per 420 minuti a 100 mTorr  (rate: 2.1°C/h); 
                      - Step 4: +25°C per 240 minuti a 100 mTorr.  
 L'essiccamento secondario veniva effettuato a +27°C per 120 minuti a 
50 mTorr.  
Le compresse venivano mantenute in essiccatore prima del loro utilizzo. 
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Le dimensioni delle matrici liofilizzate venivano determinate attraverso un 
microscopio digitale (Dino - lite Pro, ANMO, Taiwan).  
Le matrici ottenute avevano un diametro, spessore e superficie di 7.88 mm, 
2.30 mm e 48.73 mm2, rispettivamente (Fig. 16 e 17).  
 
             
Figura 16. Dimensioni della matrice liofilizzata:         Figura 17. Foto della matrice liofilizzata 
D(diametro), C(circonferenza), A(area). 
 
 
7.1.2 Analisi al DSC 
L’ interazione tra i polimeri veniva investigata mediante calorimetria a 
scansione differenziale (DSC). L'analisi veniva eseguita in triplicato su: 
 materiali presi singolarmente: HPMC, mannitolo, CMC, sodio 
ialuronato; 
 miscela fisica delle tre formulazioni in esame: HPMCmf, HPMC/CMCmf, 
HPMC/HAmf; 
 matrici liofilizzate: HPMCfd, HPMC/CMCfd, HPMC/HAfd. 
Lo strumento utilizzato era un DSC (DSC 6, PerkinElmer, Italia). L'apparato 
veniva calibrato con indio e zinco puro (99.9%). I campioni (1.5 - 2.0 mg) 
venivano posti in pan di alluminio ed ermeticamente sigillati. Il metodo 
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utilizzato prevedeva il riscaldamento da 30°C a 250°C con una velocità di 
riscaldamento costante di 5°C/min in atmosfera d'azoto (20 mL/min). 
Il termogramma derivante dall'analisi veniva elaborato tramite il programma 
Pyris Manager Software (versione 3.8, Perkin Elmer, Italia). 
 
7.1.3 Analisi reologiche 
Il comportamento reologico delle dispersioni polimeriche in esame (pre- e 
post-liofilizzazione) veniva determinato alla temperatura di 25°C utilizzando 
un Rheostress 1 (Haake, Germania) dotato di bicchiere e rotore a cilindro 
(Z40 e Z41), con uno sheare rate (D) da 0 a 350 s-1. Il software utilizzato per 
l'elaborazione dei dati era RheoWin Manager (Haake, Germania). Le 
dispersioni sono state analizzate secondo la legge di potenza di Ostwald-de-
Waele visto che avevano un comportamento pseudoplastico : 
 
      
dove : 
   è lo sforzo di taglio,  
ƞ’ è la viscosità apparente e 
 N è l’indice di flusso; 
N è < 1 per un comportamento di tipo pseudoplastico.  
Il valore di ƞ’ è stato calcolato linearizzando i valori di   e D secondo la 
seguente equazione:  
               D 
>> per D = 1 s-1 >> log   =log ƞ’  
la viscosità apparente, ƞ, veniva calcolata ponendosi a D = 1 s-1.  
Le misurazioni di viscosità apparente delle formulazioni in esame venivano 
effettuate in triplicato.  
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7.1.4 Misure di osmolalità e pH 
I valori di osmolalità venivano determinati mediante un micro-osmometro 
digitale a metodo crioscopico (modello 5R, Roebling, Germania) mentre le 
misure di pH con un pH-metro digitale (modello 611, Orion Research, Stati 
Uniti). Tutte le determinazioni venivano effettuate in triplicato sulle dispersioni 
prima e dopo liofilizzazione.  
 
7.1.5 Misure di mucoadesione 
Le proprietà mucoadesive delle matrici venivano determinate misurando il 
lavoro di adesione (L), ossia la forza necessaria per distaccare due superfici 
ricoperte di mucina tra le quali veniva posto il campione da analizzare. 
L’apparecchiatura era costituita da una cella di analisi (Fig. 18) (composta da 
due supporti cilindrici, uno superiore ed uno inferiore) collegata, in serie, ad 
una bilancia digitale, un trasduttore di segnale, ed un computer dotato di un 
software di acquisizione (Handyscope2 software,  TiePie Engineering,  
Olanda) (Saettone et al., 1989). 
  Per valutare la variazione delle forze mucoadesive nel tempo in seguito a 
fenomeni di diluizione, dovuti al continuo ricambio del fluido lacrimale, le 
matrici venivano ridisperse con diversi volumi di acqua (30, 100, 150 µL) 
determinando la mucoadesione con le seguenti metodiche: 125 µL di una 
dispersione acquosa al 28 % p/p di HGM veniva uniformemente distribuita su 
due dischi di carta da filtro bagnata con acqua (12 mm di diametro) e 
saldamente fissata ad entrambe le sezioni della cella. Successivamente, lo 
strato di mucina veniva asciugato per 4.33 minuti sotto un getto d’aria fredda 
e 50 µL del campione in esame venivano distribuiti sopra la strato di mucina 
sul supporto superiore collegato alla bilancia. Il supporto inferiore della cella 
veniva posizionato su una piattaforma mobile che veniva lentamente alzata 
fino a permettere il contatto tra le due sezioni. Dopo 1.5 minuti di contatto, la 
piattaforma veniva abbassata ad una velocità costante di 1.25 mm min-1 fino 
a completa separazione delle due superfici. Il lavoro di adesione (L) era dato 
dall’area sotto la curva ottenuta riportando la forza verso lo spostamento e 
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veniva analizzato tramite il software Prism (GraphPadTM Software Inc.,  Stati 
Uniti). Tutti i valori di L venivano normalizzati all’area di adesione. Per 
ciascuna formulazione sono state effettuate sei misurazioni. 
 
 
 
Figura 18. Cella di analisi mucoadesiva. 
 
 
 
7.1.6 Tempi di idratazione delle matrici 
Le matrici liofilizzate, poste su una piastra di Petri, venivano reidratate sia 
con il quantitativo di acqua sublimata sia con lo stesso quantitativo di fluido 
lacrimale artificiale e mantenute ad una temperatura di 20°C. Nella Tab. 4 
viene riportato il tempo di idratazione individuato secondo due punti finali: il 
primo punto identificava l’idratazione iniziale cioè il momento in cui il solido 
era completamente bagnato; il secondo punto, invece, identificava il 
momento in cui la dispersione risultava visivamente omogenea. 
Nell’acquisizione dei punti finali si era riscontrato il limite sperimentale a 60 
minuti. A supporto dell’analisi visiva le matrici venivano fotografate ad 
intervalli di tempo predeterminati attraverso un microscopio digitale (Dino - 
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lite Pro, ANMO, Taiwan). Le immagini venivano analizzate tramite il Software 
Dino Capture 2.0 (ANMO, Taiwan).  
 
 
7.1.7 Analisi statistica 
Le differenze statisticamente significative tra i valori ottenuti pre e post 
liofilizzazione per tutte le formulazioni erano verificate mediante il  test one-
way ANOVA (GraphPad Software Inc., La Jolla, CA). I dati riportati erano la 
media di tre determinazioni  l’errore standard (SE). In tutti gli esperimenti, 
erano considerati statisticamente significativi valori di p < 0.05.  
 
 
 
7.2 Sviluppo di matrici polimeriche medicate con VA: 
matrici modello. 
7.2.1 Preparazione di matrici polimeriche liofilizzate 
contenenti VA. 
Dopo gli studi preliminari alcune formulazioni venivano scelte per la 
realizzazione di matrici liofilizzate contenenti VA. I polimeri, negli stessi 
rapporti della Tab. 1, venivano idratati con le metodiche viste 
precedentemente per la realizzazione delle matrici non medicate (¶ 7.1.1). 
Per ottenere 25 compresse (un blister), venivano addizionati 500 µL di una 
soluzione acquosa di VA (1 mg/mL, 20 µg/compressa) a 3.25 g della 
dispersione polimerica. La dispersione così ottenuta veniva sottoposta ad 
agitazione magnetica per alcuni minuti ed introdotta nel blister di plastica per 
compresse. Il processo di liofilizzazione utilizzato seguiva lo schema 
operativo riportato precedentemente era (¶ 7.1.1). 
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7.2.2 Studi di rilascio in vitro di VA 
Le matrici liofilizzate, contenenti 0.02 mg di VA per matrice, venivano 
sottoposte a studi di rilascio in vitro. Per lo studio venivano utilizzate celle a 
diffusione verticale (Hanson, Chatworth, CA) (Fig. 19 e 20) aventi un’area di 
0.64 cm2 e costituite da un compartimento ricevente di capacità 4.0 mL e un 
compartimento donatore di capacità 0.10 mL. Interposta tra i due veniva 
posizionata una membrana di diffusione MF-Millipore in esteri misti di 
cellulosa (25 mm diametro, 0.45 µm). La membrana era in grado di trattenere 
il polimero permettendo invece il passaggio del farmaco nella fase ricevente 
che era costituita da PBS e veniva mantenuta sotto  agitazione (400 rpm) ad 
una temperatura di 32°C. La fase donatrice era costituita dalla matrice 
esattamente pesata, idratata con 30 µL di acqua MilliQ e sigillata con gli 
appositi tappi per evitare fenomeni di evaporazione.  
  Ad intervalli di tempo predeterminati, la fase ricevente veniva interamente 
prelevata e sostituita con mezzo fresco. La concentrazione di VA nel 
campione prelevato veniva determinata mediante HPLC. L'esperimento 
aveva una durata di 5 ore ed era eseguito in triplicato. 
  La stessa procedura veniva eseguita anche con 30 µL di una soluzione 
acquosa contenente 0.02 mg di VA e 4.5 mg di mannitolo per confrontare il 
profilo di rilascio del farmaco in assenza di polimeri. 
 
 
Figura 19. Rappresentazione di celle a perfusione verticale Hanson. 
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Figura 20. Immagine di celle a perfusione verticale Hanson. 
  
 
 
7.2.3 Metodo analitico di VA 
La determinazione quantitativa di VA veniva eseguita mediante HPLC in fase 
inversa. L’apparecchiatura era uno Shimadzu LC-20AD munito di rivelatore 
UV-VIS Shimadzu SPD-10A ed equipaggiato con un campionatore 
automatico SIL-10AD VP. La lettura avveniva alla lunghezza d’onda di 210 
nm. La colonna utilizzata era una Kinetex EVO C18 100A da 5 µm (150 x 4.6 
mm, Phenomenex). La fase mobile era costituita da una miscela tampone 
fosfato:acetonitrile (90:10). Il tampone fosfato (pH 6.6, 22 mM) era a sua 
volta costituito da due soluzioni, rispettivamente NaH2PO4 20 mM e 
Na2HPO4 30 mM, miscelate in rapporto 80:20.  
  Il flusso era di 1.0 mL/min, lavorando ad una pressione di 90 kgf/cm2, a 
temperatura ambiente e con un tempo di ritenzione di 3.0 minuti. La curva di 
taratura veniva costruita con standards di VA a concentrazioni note da 
0.0494 a 2.55 µg/mL. Per ottenere gli standards il farmaco veniva 
solubilizzato in acqua MilliQ ottenendo una soluzione stock alla 
concentrazione di 5 mg/mL e poi diluito in PBS. La curva di taratura risultava 
lineare nel range in esame con r2= 0.999.  
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8. Risultati e discussione 
La presente tesi ha riguardato lo sviluppo di inserti oftalmici liofilizzati per la 
somministrazione di antimicrobici peptidici da applicare nell’area precorneale. 
La liofilizzazione è stata scelta come tecnica per la preparazione degli inserti 
con l’obiettivo di ottenere un prodotto rapidamente solubilizzabile dopo 
applicazione nel sacco congiuntivale ed in grado di mantenere stabile nel 
tempo il principio attivo. Infatti, la liofilizzazione permette sia l’utilizzo di basse 
temperature, riducendo la degradazione di sostanze labili al calore, sia 
l’allontanamento di acqua, aumentando così la stabilità di sostanze come 
peptidi e proteine che in ambiente acquoso vanno incontro a degradazione 
per di idrolisi dei legami peptidici (Matejtschuk, 2007; Oetjen e Haseley, 
2008). 
  Per la preparazione degli inserti sono stati scelti tre polimeri di natura 
polisaccaridica già ampiamente utilizzati nelle formulazioni topiche ad uso 
oftalmico: idrossipropilmetilcellulosa (HPMC), carbossimetilcellulosa (CMC) e 
acido ialuronico (HA).  
  Da studi preliminari, precedentemente eseguiti su una gamma di materiali 
polimerici utilizzati in campo oftalmico, è stata selezionata la formulazione a 
base di HPMC (dispersione all’1%, HPMCdisp), che è stata presa come 
formulazione di partenza. A questa è stata addizionata CMC in rapporto 1:1 
(HPMC/CMCdisp,) e HA in rapporto 9:1 (HPMC/HAdisp,) allo scopo sia di 
aumentare le proprietà mucoadesive della formulazione finale che di 
modificare le caratteristiche di rilascio del principio attivo. A tutte e tre le 
formulazioni è stato aggiunto il 3% di mannitolo come crioprotettore in 
previsione del loro utilizzo con un principio attivo peptidico (Tab. 1). 
  La prima fase di questo lavoro è stata quella di verificare che il processo di 
liofilizzazione non portasse ad alcuna alterazione dei componenti della 
formulazione. Le dispersioni polimeriche di partenza (disp = dispersione) e gli 
inserti liofilizzati (fd = freeze dried), successivamente ricostituiti, sono stati 
sottoposti ad analisi reologica, a misure di  viscosità, pH e osmolalità. 
  I valori di pH e osmolalità erano nel range di 5.34-6.46 e 169.7-179.0 
mOsmol/kg, rispettivamente. Dopo il processo di liofilizzazione i valori 
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restavano pressochè invariati, non mostrando alcuna differenza statistica 
(p˃0.05 in entrambi i casi). (Tab. 3). 
  Tutte le formulazioni allo studio presentavano un comportamento reologico 
di tipo pseudoplastico, che si manteneva anche dopo il processo di 
liofilizzazione (Fig. 21, 22 e 23). In Tab. 3 sono riportati i valori di viscosità 
apparente (media ± errore standard) delle formulazioni allo studio ottenuti a 
D = 1 s-1: HPMC/CMCdisp presentava una viscosità di 125.6 ± 09.18 mPa*s, 
significativamente più bassa rispetto a quella di HPMCdisp e HPMC/HAdisp 
(202.8 ± 18.70 e 251.0 ± 17.52, rispettivamente) (p=0.0038). Dopo la 
liofilizzazione, la viscosità delle tre formulazioni non subiva variazioni 
significative (p˃0.05). 
  Le matrici liofilizzate (HPMCfd, HPMC/CMCfd e HPMC/HAfd) sono state 
inoltre sottoposte a: a) analisi di calorimetria a scansione differenziale (DSC), 
b) misurazioni dei tempi di idratazione in due step (idratazione iniziale e 
dispersione omogenea) sia in acqua che in fluido lacrimale artificiale c) 
misure di mucoadesione sulle matrici ricostituite con diversi volumi di acqua 
(30, 100, 150, 200 microlitri).  
  L’analisi al DSC è stata effettuata sui singoli componenti, sui componenti in  
miscela fisica (mf, negli stessi rapporti del liofilizzato) e sulle matrici 
liofilizzate per evidenziare le eventuali interazioni. I picchi di transizione sono 
riportati in forma grafica nelle Fig. 24, 25 e 26. I polimeri presentavano una 
transizione termica intorno ai  150°C  più significativa per CMC e HA, mentre 
il mannitolo aveva un  picco di fusione a 168°C.  
  Dal termogramma in Fig. 24 sembra esistere un’interazione tra HPMC e 
mannitolo sia nella miscela fisica che nelle matrici liofilizzate, dimostrata dalla  
modifica del picco di fusione del mannitolo e dalla comparsa di un picco di 
transizione a circa 210°C. Il processo di liofilizzazione, che permette 
l’eliminazione di acqua per sublimazione, sembra modificare ulteriormente lo 
stato amorfo tipico del polimero HPMC, con la comparsa di un terzo picco 
intorno a 145°C. 
  La sostituzione di parte dell’HPMC, sia con CMC che con HA, (Fig. 25 e 26) 
determina, sia per le miscele fisiche che per i liofilizzati, un comportamento 
analogo con perdita della cristallinità del mannitolo, variazione dello stato 
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amorfo dei polimeri in maniera più marcata quando sottoposti a processo di 
liofilizzazione.  
  I tempi di idratazione delle matrici sono stati valutati sia in acqua che in 
fluido lacrimale artificiale, addizionando lo stesso quantitativo di liquido 
sublimato, con risultati pressoché sovrapponibili per entrambi i mezzi di 
idratazione. Il tempo di idratazione iniziale (Ti) definito come il momento in 
cui il solido risultava completamente bagnato è stato riportato in Tab. 4.     
L’HPMC/CMCfd è l’inserto che impiega meno tempo ad idratarsi: sono 
necessari soltanto 6 minuti per la scomparsa del solido mentre l’ HPMCfd 
necessita un tempo doppio (12 minuti) e l’HPMC/HAfd ne impiega 14 minuti. 
In Fig. 27a. sono riportate le immagini delle matrici, fotografate ad intervalli di 
tempo prestabiliti fino a 14 minuti.  
  Il tempo di idratazione finale (Tf) ovvero il momento in cui la dispersione 
risultava visivamente omogenea evidenziava che dopo 40 minuti la matrice 
HPMC/CMCfd risultava trasparente, mentre le altre due formulazioni 
impiegavano un tempo maggiore di 60 minuti per avere l’aspetto della 
dispersione di partenza. Il tempo di idratazione uguale a 60 minuti è stato 
considerato il limite sperimentale del metodo in quanto, oltre tale tempo, i 
fenomeni di evaporazione del solvente diventavano preponderanti ed 
impedivano l’ottenimento di un risultato rappresentativo del fenomeno. 
In Fig. 27b. sono riportate le immagini delle matrici fotografate ad intervalli di 
tempo prestabiliti da 16 a 40 minuti.   
  I risultati ottenuti con il test di mucoadesione hanno messo in evidenza che 
le matrici HPMCfd, HPMC/CMCfd e HPMC/HAfd, reidratate con 30 µL di 
acqua, per simulare le condizioni dell’area precorneale, presentavano un 
elevato lavoro di adesione (L): 369.6 ± 12.06, 394.9 ± 17.94 e 428.1 ± 24.37 
erg/cm2 (media ± errore standard), rispettivamente, e con tendenza ad 
aumento della mucoadesione passando dalla matrice contenente solo HPMC 
a quella contenente anche HA, anche se le differenze non sono 
statisticamente significative. Questi dati confermano le ottime proprietà 
mucoadesive dei polimeri utilizzati, anche in considerazione del fatto che il 
lavoro di adesione dato dall’interazione mucina/mucina è di 257.9±16.56 
erg/cm2 . Infatti avremmo misurato valori più bassi di 257.9±16.56 erg/cm2 
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qualora non ci fosse stata interazione/compenetrazione tra le molecole di 
mucina e polimero. 
  Per studiare l’influenza del ricambio del fluido lacrimale sull’interazione 
forma farmaceutica/muco oculare, le misure sono state condotte 
ricostituendo le matrici con diversi volumi di acqua (100, 150, 200 microlitri).   
All’aumentare della diluizione si riscontrava una diminuzione nel lavoro di 
adesione (Tab. 5 e Fig. 28) fino ad un limite rappresentato dai 150 microlitri 
oltre il quale il valore si manteneva costante, non essendoci più interazione 
mucina/ polimero (intorno a 150 erg/cm2). Infatti il valore minimo di adesione 
misurato era corrispondente a quello ottenuto con acqua. E’ possibile notare 
che la matrice HPMCfd mantiene le proprietà mucoadesive anche per 
diluizione della formulazione con 100 µL di acqua rispetto alle altre due 
matrici. Questa caratteristica lascia presupporre che, dopo applicazione in 
vivo, la formulazione rimanga più a lungo nell’area precorneale in quanto 
meno sensibile ai fenomeni di lacrimazione indotta e/o turnover lacrimale. 
  Infine sono stati preparati inserti medicati addizionando vancomicina (VA), 
un antibiotico glicopeptidico, scelto come farmaco-modello, per valutare 
l’influenza del veicolo sul rilascio del principio attivo. La VA è stata usata 
come modello visto che, sia per peso molecolare che per natura chimica, si 
avvicina molto al peptide di sintesi, target di questo studio sperimentale. 
Le matrici medicate, contenenti lo 0.3% di VA (Tab. 2), sono state sottoposte 
a test di rilascio in vitro mediante celle di diffusione verticali per una durata di 
5 ore e la quantità di farmaco rilasciata è stata determinata mediante analisi 
HPLC. Come confronto, è stata utilizzata una soluzione acquosa costituita da 
farmaco e mannitolo nelle medesime quantità delle matrici (20 µg di VA, 4.5 
g di mannitolo).  
  Tutte e tre le matrici presentavano lo stesso profilo di rilascio (Fig. 29 µg 
/ora): lineare fino a tre ore con una velocità di circa 4 µg /ora fino al 50% di 
VA rilasciata, e successiva diminuzione della quantità di farmaco rilasciata 
fino al termine dell’esperimento (5 ore). Dopo 5 ore la quantità di VA 
rilasciata dalle matrici era di 11.39±0.78, 12.61±0.33 e 11.33±0.68 µg, 
rispettivamente. La soluzione acquosa usata come riferimento rilasciava più 
velocemente il farmaco (Fig. 30) raggiungendo in 2.5 ore la stessa 
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percentuale di farmaco rilasciato in 5 ore dalle matrici (tra il 58% e il 62%). 
Probabilmente la VA rimane intrappolata nella dispersione polimerica e  
diffonde più lentamente dalla matrice gelificata alla fase ricevente. 
Lo studio aveva lo scopo di mettere a punto una formulazione preparata per 
liofilizzazione, capace di veicolare un farmaco peptidico a livello oculare dopo 
somministrazione nell’area precorneale. Le caratteristiche tecnologiche 
ricercate per la formulazione erano: alto grado di idratazione, proprietà 
mucodesive ottimali, elevata stabilità del principio attivo. Le formulazioni 
preparate sembrano rispondere ai requisiti richiesti, rappresentando quindi  
un buon veicolo per la somministrazione oculare a cui dovrà far seguito, per 
conferma, una valutazione in vivo. 
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Tabella 1. Composizione delle dispersioni polimeriche sottoposte a liofilizzazione 
(%p/p). 
Dispersioni HPMC CMC HA Mannitolo 
HPMCdisp 1.0 - - 3.0 
HPMC/CMCdisp 0.5 0.5 - 3.0 
HPMC/HAdisp 0.9 - 0.1 3.0 
 
 
 
 
 
Tabella 2. Composizione degli inserti liofilizzati (%p/p). 
Inserti HPMC CMC HA Mannitolo VA 
HPMCfd 25.00 - - 75.00 - 
HPMC/CMCfd 12.50 12.50 - 75.00 - 
HPMC/HAfd 22.50 - 2.50 75.00 - 
HPMCfd-VA 24.92 - - 74.75 0.33 
HPMC/CMCfd-VA 12.46 12.46 - 74.75 0.33 
HPMC/HAfd-VA 22.43 - 2.49 74.75 0.33 
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Tabella 3. Valori di pH, osmolalità e viscosità ( media ± SE, n=3) prima e dopo il 
processo di liofilizzazione. 
 
 
 
 
 
Tabella 4. Tempi di idratazione delle matrici in studio.  
Matrici 
Ti  
tempo (min) di 
idratazione  iniziale 
Tf 
tempo (min) di 
dispersione 
omogenea 
HPMCfd 12 > 60 
HPMC/CMCfd 6 40 
HPMC/HAfd 14 > 60 
 
 
 
 
Dispersioni 
polimeriche 
pH 
Osmolalità 
(mOsmol/Kg) 
Viscosità (mPa*s) 
prima dopo prima dopo prima dopo 
HPMCdisp 
5.34 ± 
0.03 
5.43 ± 
0.05 
169.7 ± 
0.67 
171.0 ± 
5.51 
202.8 ± 
18.70 
214.9 ± 
17.29 
HPMC/CMCdisp 
6.46 ± 
0.01 
6.42 ± 
0.02 
179.0 ± 
0.58 
183.7 ± 
3.71 
125.6 ± 
09.18 
154.5 ± 
40.61 
HPMC/HAdisp 
5.81 ± 
0.02 
5.68 ± 
0.17 
172.3 ± 
1.20 
174.7 ± 
0.67 
251.0 ± 
17.52 
219.8 ± 
22.65 
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Tabella 5. Proprietà mucoadesive delle matrici liofilizzate (erg/cm2, media ± SE, 
n=6). 
Formulazioni 30 L 100 L 150 L 200 µL 
HPMCdisp 369.6 ± 12.06 296.2 ± 18.97 140.1 ± 9.701 120.4 ± 17.81 
HPMC/CMCdisp 394.9 ± 17.94 262.0 ± 9.255 173.5 ± 15.21 161.8 ± 15.06 
HPMC/HAdisp 428.1 ± 24.37 244.1 ± 17.35 149.7 ± 10.77 149.9 ± 12.85 
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Figura 21 . Reogramma della formulazione HPCMdisp prima e dopo liofilizzazione. 
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Figura 22. Reogramma della formulazione HPCM/CMCdisp prima e dopo liofilizzazione. 
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Figura 23. Reogramma della formulazione HPCM/HAdisp prima e dopo liofilizzazione. 
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Figura 24. Termogrammi DSC riguardanti la formulazione HPMCfd. 
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Figura 25. Termogrammi DSC riguardanti la formulazione HPMC/CMCfd. 
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Figura 26. Termogrammi DSC riguardanti la formulazione HPMC/HAfd. 
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Figura 27. Immagini delle matrici in esame a vari tempi di idratazione: a) tempo di idratazione iniziale; b) tempo di dispersione omogenea. 
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Figura 28. Lavoro di adesione delle matrici allo studio dopo ridispersione con 30, 100, 150, 200 µL di acqua (media±SE,n=6). 
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Figura 29. Profilo di rilascio di VA dalle matrici preparate in 5 ore (µg/ore) (media±SE). 
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Figura 30. Profilo di rilascio di VA dalle matrici preparate e dalla soluzione in 2.5 ore (µg/ore) (media±SE). 
 
 
 
